



















oral  implants.  The  objective  of  the  present  review  was  to  determine  the  impact  of  different 
treatments (dynamic loading, hydrothermal aging) and implant features (e.g., material, design or 






implants  to  fracture were  analyzed.  In  general,  fracture  resistance was  affected by  the  implant 
design (1‐piece > 2‐piece, p = 0.004), material (alumina‐toughened zirconia/ATZ > yttria‐stabilized 
tetragonal  zirconia  polycrystal/Y‐TZP,  p  =  0.002)  and  abutment  preparation  (untouched  > 
modified/grinded, p < 0.001). In case of 2‐piece implants, the amount of dynamic loading cycles prior 
to static loading (p < 0.001) or anatomical crown supply (p < 0.001) negatively affected the outcome. 
No  impact  was  found  for  hydrothermal  aging.  Heterogeneous  findings  of  the  present  review 
highlight the importance of thoroughly and individually evaluating the fracture resistance of every 
zirconia implant system prior to market release. 




To  date,  titanium  can  be  considered  the  gold  standard  material  in  oral  implantology  [1]. 
However, due  to  increasing esthetic  standards and a discussed  impact of metal/titanium particle 
release on the pathogenesis of peri‐implant bone loss [2,3], a renaissance of ceramic oral implants can 












surface modifications  (additive  by  sintering  a porous  ceramic  layer,  subtractive  by  sandblasting 
and/or acid‐etching or, for example, by texturing the inner surface of a mold in case of an injection‐
molded  implant)  can  nowadays  be  considered  comparable  to  titanium  implants  by  means  of 
osseointegration  in preclinical  studies  [6]. This  finding was  confirmed  in  clinical  trials, however 
limited  to  short‐  and mid‐term observation periods  and  the  replacement of up  to  three  adjacent 
















to support a bridge,  intra‐oral grinding of  the zirconia abutment  is necessary [11]. This, however, 
might  have  an  impact  upon  the  osseointegration  (due  to  potential  heat  development  or  the 
displacement of zirconia particles in surrounding tissues) and fracture resistance of the implant [12]. 
Therefore, a two‐piece design represents the favorable option for daily clinical use. Today, several 
two‐piece  zirconia  implants  are  available  on  the  market.  In  these  systems,  implant‐abutment 
assembly is mostly realized by either luting the abutment to the implant or by screw‐retention [13]. 










loading  modes)  [12,17].  Zirconia  implants  evaluated  regarding  their  fracture  resistance  in  the 
literature  comprised  a  heterogeneous  range  of  features  like  material  selection  (yttria‐stabilized 
tetragonal zirconia polycrystal, Y‐TZP or alumina‐toughened zirconia, ATZ)  [18], design  (1‐ or 2‐




aforementioned  treatments  and  features  on  the  fracture  resistance  of  zirconia  oral  implants  in 






To determine a  selection of  comparable  studies on  the question of zirconia  implant  fracture 
resistance,  the  preferred  reporting  items  for  systematic  reviews  and  meta‐analyses  (PRISMA) 
statement of 2009 was applied [23]. Therefore, this report takes the appropriate Enhancing the Quality 
and  Transparency  of  health  Research  (EQUATOR)  (http://www.equator‐network.org)  guidelines 
into account. 
2.2. Focused Question 
Is  there  a  variable  significantly  affecting  the  fracture  resistance  of  1‐  and  2‐piece  zirconia 
implants in preclinical in‐vitro studies? 
2.3. Search Strategy 
Two  databases,  namely  the  Medical  Literature  Analysis  and  Retrieval  System  Online 










To  build  up  the  search  terms,  three  categories  addressing  the  samples  (dental  implants), 
materials (zirconia ceramics) and outcome (fracture load) were combined (“AND”). These categories 




((((dental  implant  [MeSH  Terms]) OR  ((((oral) AND  ((implant) OR  implants))) OR  ((dental) AND 

























Besides  the  total number of  samples within one  study,  the number of  implants made  from 
different materials (Y‐TZP, ATZ), processing routes (subtractive, injection molding), design (1‐ and 




and  amount  of  cycles),  crosshead  speed  during  static  fracture,  and  angulation,  were  likewise 















fracture)  and/or  mean  fracture  load  and  standard  deviation  (including  additional  information 
allowing us to calculate the bending moment) of a specific cohort of implants (comprising the same 
type  of  implant  subjected  to  the  same  treatment)  extracted  from  one  included  study.  These 





In  order  to  compare  the  aforementioned  groups  (1–6,  depending  on  load  and  cycles)  for 
heterogeneity of the data, both inter‐ and intra‐standard deviations with 95% confidence intervals 
(Cis) were computed. In addition, the cohort‐specific standard error of the bending moment was used 
for weighting.  Furthermore, box plots were  created  for visualization of  the data. The data were 
analyzed with STATA 16.1 (StataCorp LLC, Texas, TX, USA). 
  






for analyses by screening  the  titles and abstracts. After reading  the  full  texts of  the remaining 40 









six  of  the  included  studies  adopted  ISO  14801  for  embedding  [15,17,21,24–26],  whereas  three 
provided  all  necessary  information  [19,27,28]  allowing  us  to  calculate  the  bending  moment 






precedent  publications  [21,26].  Since  available  on  the  market,  the  material  composition  of  the 
included  implant  systems  is  likewise  available  and  accessible.  In  detail,  three  zirconia  implant 
systems (1‐piece: Straumann PURE Ceramic, Straumann AG, Basel, CH; 2‐piece: 5s‐50‐10, Z‐Systems 
AG, Oensingen, CH and Ceralog Hexalobe Implant, Axis biodental, Les Bois, CH) were subjected to 





Ncm;  loaded/aged:  413  ±  127  Ncm)  was  significantly  affected  (p  =  0.046)  by  aging/loading  (as 
described in [21,26]). 
 
Figure  1. Flowchart according  to  the preferred  reporting  items  for  systematic  reviews and meta‐
analyses (PRISMA) guidelines. 
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Table 1. A total of 731 one‐ and two‐piece implants made from yttria‐stabilized tetragonal zirconia 
polycrystal  (Y‐TZP)  and  alumina‐toughened  zirconia  (ATZ),  extracted  from  17  studies  and  two 
unpublished datasets, subjected to different dynamic loading and thermal aging conditions prior to 
static loading to fracture, were finally included in meta‐analyses. 
First Author  Year  Ref.  n  Material  Pieces  Loading Cycles (×106)  Thermal Aging 
Andreiotelli  2009  [29]  88  Y‐TZP  1  0, 1.2  TC, none 
Kohal  2009  [30]  32  Y‐TZP  2  0, 1.2  TC, none 
Kohal  2010  [18]  72  ATZ, Y‐TZP  1  0, 1.2, 5  TC, none 
Kohal  2011  [12]  48  Y‐TZP  1  0, 1.2, 5  TC, none 
Rosentritt  2014  [28]  36  Y‐TZP  1, 2  1.2  TC 
Kohal  2015  [20]  48  Y‐TZP  1  0, 5, 10  TC, none 
Sanon  2015  [25]  30  Y‐TZP  1  0  HT 
Spies  2015  [22]  48  ATZ  1  0, 1.2, 5  TC, none 
Kammermeier  2016  [27]  30  Y‐TZP  1, 2  0, 3.6  TC, none 
Preis  2016  [19]  32  ATZ, Y‐TZP  2  1  TC, none 
Spies  2016  [13]  48  ATZ, Y‐TZP  1, 2  0, 10  HT, none 
Joda  2017  [24]  11  ATZ  2  0  none 
Spies  2017  [21]  28  Y‐TZP  2  0, 10  HT, none 
Ding  2018  [17]  29  Y‐TZP  1  0, 5  none 
Spies  2018  [26]  14  ATZ  2  0, 10  HT, none 
Monzavi  2019  [15]  60  Y‐TZP  1  0  HT, none 
Stimmelmayr  2019  [16]  36  Y‐TZP  2  1.2  TC 
Kohal  2020  *  28  Y‐TZP  1, 2  0, 10  HT, none 






preparation  of  the manuscript were  included  (Table  1).  From  the  included  articles/datasets,  114 
observations were extracted or calculated  (mean bending moment),  comprising different  implant 
features  (e.g.,  diameter,  material,  crown  supply,  abutment  preparation  or  implant‐abutment‐
connection) or treatments (e.g., thermal aging or dynamic loading). One observation consisted of the 
mean bending moment and standard deviation (SD) of up to 12 included implants.   
In  order  to  evaluate  the  impact  of  different  dynamic  loading  procedures  (implants  were 
subjected  to prior  to  fracture  loading) on  the outcome  (bending moment), groups as  indicated  in 
Section 2.7 were analyzed for heterogeneity. As a result, standard deviation as a measure of variation 





Groups  Overall  1  2  3  4  5  6 
Effect 1  395.27  407.42  397.99  262.17  400.73  579.96  448.94 
95% CI  330.2–460.3  338.4–476.4  272.1–523.9  195.0–329.3  249.2–552.2  521.8–638.0  373.7–524.1 
Intra 2  103.57  110.07  74.58  100.30  150.33  46.64  57.59 
95% CI  89.4–120.0  89.3–135.7  42.4–131.0  61.4–163.8  95.8–235.8  18.2–119.7  28.5–116.4 
Inter 3  126.06  126.92  133.58  1.670ൈ 𝑒ିଵହ  146.81  4.690ൈ 𝑒ିଵ଼  77.72 
95% CI  86.5–183.8  82.1–196.2  65.5–272.3  −∞–+∞  59.0–365.5  −∞–+∞  33.9–178.2 
1 Mean bending moment [Ncm], 2 Standard deviation/variation within included studies, 3 Standard 
deviation/variation in between included studies. 
Materials 2020, 13, 562  7  of  20 
 
3.3. Outcomes 
Outcomes  extracted  from  the  17  included  studies  and  the  two  unpublished  datasets  were 
calculated  and  stratified  for  the material  selection, manufacturing,  implant diameter,  anatomical 
crown supply, abutment preparation (1‐piece implants), implant‐abutment‐connection (IAC; 2‐piece 
implants),  thermal aging procedure prior  to static  loading  (none; TC =  thermal cycling, mostly  in 
between 5–55 °C; HT = high temperature, mostly in between 60–134 °C) and/or dynamic loading in a 







Table  3. Calculated mean  bending moment  (in Ncm)  and  standard  deviation depending  on  the 
implant design, several covariables and treatments. 
  Overall 1  1‐Piece  2‐Piece 
  n  Mean  SD  n  Mean  SD  n  Mean  SD 
Overall  731  386.4  167.6  495  431.9  151.0  236  291.7  162.4 
Material 
Y‐TZP  577  378.7  160.1  383  422.2  143.4  194  284.3  155.7 
ATZ  154  418.7  106.0  112  475.8  180.7  42  318.6  194.0 
Manufacturing 
Subtractive  591 2  397.5  177.4  417  457.4  154.4  174  260.1  149.6 
Injection molded  120 2  364.8  116.7  70  329.4  73.7  50  426.8  154.4 
Implant diameter 
3.0–3.3 mm  15  207.2  14.3  9  215.0  6.7  6  191.6  ‐ 
3.8–4.4 mm  675  394.9  170.4  463  441.3  152.7  212  293.6  165.0 
4.5–5.0 mm  41  349.4  125.4  23  388.0  59.4  18  301.2  178.0 
Anatomical crown supply 
Yes  209  237.5  96.6  74  327.0  65.4  135  186.9  71.4 
No  522  455.2  147.7  421  453.2  154.8  101  463.9  114.2 
Abutment preparation 
Yes  ‐  ‐  ‐  112  411.3  126.2  ‐  ‐  ‐ 
No  ‐  ‐  ‐  383  436.5  156.5  ‐  ‐  ‐ 
Implant‐Abutment‐Connection 
Screw‐retained  ‐  ‐  ‐  ‐  ‐  ‐  159  327.5  179.0 
Bonded  ‐  ‐  ‐  ‐  ‐  ‐  77  217.0  86.0 
Thermal aging 
Thermal cycling  310  355.5  171.7  218  426.5  149.4  92  174.6  41.1 
High temperature  124  392.9  115.9  75  362.6  96.4  49  453.4  135.1 
None  297  406.2  180.4  202  464.0  163.2  95  299.9  164.6 
Dynamic loading 
Yes  391  389.4  169.2  250  447.7  146.6  141  279.2  156.5 
No/Group 1  340  383.2  166.3  245  417.7  153.6  95  303.5  171.2 
Group 2  86  258.1  111.5  66  362.6  59.4  20  174.4  50.2 
Group 3  76  394.7  211.2  40  457.3  188.1  36  144.4  15.0 
Group 4  132  379.6  159.7  96  437.8  140.5  36  205.1  20.5 
Group 5  17  580.8  55.7  17  580.8  55.7  ‐  ‐  ‐ 









Parameter  Options  Overall 1  1‐Piece  2‐Piece 
Implant design  1‐piece, 2‐piece  0.004  ‐  ‐ 
Material  Y‐TZP, ATZ  0.002  0.001  0.282 
Manufacturing  Subtractive, injection‐molded  0.749  0.076  0.095 
Implant diameter  Range: 3.3–5.0 mm  0.327  0.273  0.191 
Anatomical crown  Yes/No  < 0.0001  0.080  < 0.0001 
Abutment preparation  Yes/No  ‐  < 0.0001  ‐ 
Connection type  Screw‐retained, bonded  ‐  ‐  0.584 
Thermal aging  TC, HT, none  0.446  0.538  0.776 
Dynamic loading 
Yes/No  0.410  0.559  0.474 
Applied load [range: 50–500 N]  0.050  0.181  0.202 
Amount of cycles [range: 1–10 × 106]  0.238  0.971  < 0.0001 
Groups 1–6 [as indicated in 2.7]  0.612  0.951  0.056 
Angulation  Range: 30–45°  0.215  0.671  0.003 















outcome  for  1‐  and  2‐piece  zirconia  implants,  the bending moment  at  the  time point of  implant 
fracture was significantly affected by the material (p = 0.002; Table 4). In detail, implants made from 
alumina‐toughened zirconia  (ATZ, 418.7 ± 106.0 Ncm) were more  fracture‐resistant  compared  to 
implants made from yttria‐stabilized tetragonal zirconia polycrystals (Y‐TZP, 378.7 ± 160.1 Ncm, p = 
0.002). When stratifying the outcome for 1‐ and 2‐piece implants, however, material selection only 
affected  1‐piece  implants  (p  =  0.001,  Figure  3a),  whereas  2‐piece  implants  performed  the  same, 
regardless of the material selection (p = 0.282, Figure 3b). 




Figure  3. Boxplots  showing  the bending moment  at  the  time point of  fracture depending on  the 


















207.2 ± 14.3 Ncm)  [24,27] and 5 mm  (range: 4.5–5.0 mm; n = 41, 349.4 ± 125.4 Ncm)  [15,19,27,28], 
whereas the majority of implants had a diameter in the range of 4 mm (range: 3.8–4.4 mm; n = 675, 
394.9 ± 170.4 Ncm). Boxplots can be seen in Figure 5. 
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(a) 1‐piece  (b) 2‐piece 
Figure  5. Boxplots  showing  the bending moment  at  the  time point of  fracture depending on  the 




Of  the  included 731  implants, 209 were restored with an anatomically shaped crown, mostly 
made from ceramic materials. Most of the crowns were designed to replace maxillary central incisors 
but also some premolar reconstructions were included. The remaining 522 implants did not receive 
any  reconstruction  and  were  directly  loaded  to  the  abutment  or  were  equipped  with  a  non‐
anatomical stainless‐steel hemisphere according to ISO 14801. When pooling the data for 1‐ and 2‐
piece  implants,  anatomical  crown  supply  (237.5  ±  96.6  Ncm)  negatively  affected  the  outcome 
compared to implants with no crowns or equipped with a hemisphere (455.2 ± 147.7 Ncm, p < 0.0001). 
When stratifying for 1‐ and 2‐piece implants (Figure 6), statistical significance was only reached for 
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3.3.6. Abutment Preparation and Implant‐Abutment‐Connection (IAC) 







Of  the  two‐piece  implants  included  in  the  present  review  (n  =  236),  159  abutments  were 
assembled by screw retention  [13,16,19,21,24,26]. Most screws were made  from  titanium, but also 
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(a) 1‐piece  (b) 2‐piece 
Figure 8. Boxplots  showing  the bending moment at  the  time point of  fracture, depending on  the 
thermal aging conditions (none, HT = high temperature, TC = thermal cycling) for 1‐ (a) and 2‐piece 
(b)  zirconia  implants.  Whiskers  are  used  to  represent  all  samples  lying  within  1.5  times  the 
interquartile range. Dots represent outliers. Detailed data can be found in Tables 3 and 4. 
3.3.8. Dynamic Loading 











the  category  “applied  load” was  close  to  statistical  significance  (p =  0.05). However, none of  the 
multiple pairwise comparisons comparing different dynamically applied loads showed a statistically 
significant  difference  (p  >  0.07).  When  solely  evaluating  2‐piece  implants,  “amount  of  cycles” 




loading  (Yes:  Implants were  subjected  to  dynamic  loading, No:  Implants were  not  dynamically 














The  present  systematic  review  and meta‐analysis  included  the  data  of  17  studies  and  two 
unpublished  datasets.  To  be  finally  able  to  compare  the  outcomes  of  the  included  data,  it was 
necessary to extract or calculate the bending moment at the time point of implant fracture [Ncm], 
since the mostly reported fracture load values [N] do not respect the leverage (length of the lever 
arm)  and  are  therefore,  if  not  considering  a  rigorously  standardized  embedding  procedure  as 
described  in  ISO 14801, not comparable  to each other. Of  the  included 19  investigations/datasets, 
three  studies  reported  the  bending  moment  individually  calculated  for  each  included  implant 
















moment  (𝑀)  for  this configuration can be calculated with  the reported  fracture  load  (𝐹) by using 
Equation (1). 
𝑀 ൌ 𝑦 ∙ 𝐹 ൌ 𝑠𝑖𝑛 𝛼 ∙ 𝑙 ∙ 𝐹  (1) 
This results in  𝑦  = 0.55 cm when embedding according to ISO 14801. For the aforementioned 





mm, as proposed by  the  ISO  standard  [16,19,27,28].  In most  cases, anatomical crowns  (maxillary 
premolars or  incisors) made  from ceramic materials were used  instead of  the hemisphere,  finally 
resulting in altered lever arms and loading conditions. In the investigations of one group, the crown 
design and embedding procedure were described in detail (𝑙,  𝛼  and  𝐹 were reported), allowing us 
to calculate  𝑦  and 𝑀  [19,27,28]. To calculate the bending moment for the remaining studies, authors 
needed  to provide  the necessary data upon request or standardized photographs provided  in  the 
publications, or by the authors needed to allow the approximation of the lever arm by using an image 










limitation  of  the  present  systematic  review  and meta‐analysis. However,  it was  shown  that,  for 


















temperature degradation  (LTD)  can, depending upon  the  sample quality and  surface  conditions, 
result  in both  increased  [21,25] and decreased  [33]  fracture  load. This might be explained by  the 
following: Assuming a zirconia sample surface with various process‐related defects/impurities, the 
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phase  transformation  toughening  anymore  [33]. As  an  example,  in  the  included  investigation of 
Monzavi  and  co‐workers  [15]  the  effect  of  artificial  aging  on  the  mechanical  resistance  and 











of  a  zirconia  implant  system prior  to market  release. Therefore, pooling  the data  from different 
studies using  the different conditions of  thermal aging needs  to be considered a  limitation of  the 
present  review.  It  is discussed  in  the  literature  that  the present amount of  transformation  to  the 
monoclinic on the surface of as‐delivered zirconia implants can be decisive for the ongoing fracture 
resistance  after  further  hydrothermal  aging  procedures.  In  detail,  implants  showing  no  or  very 
limited transformation to the monoclinic when released to the market (e.g., due to final temperature 
annealing  [35]  or manufacturing  by  ceramic  injection‐molding  [21,25]) were  observed  to  be  less 
fracture‐resistant in the original as‐delivered state, but significantly gained fracture resistance due to 
increasing compressive stress at the sample surface after transformation to the monoclinic occurred. 




showed  to have a  significant  impact on aging  susceptibility and  its  impact on  fracture  resistance 
[32,36]. As an example, implants structured with porous or alveolar surfaces were more likely to be 
negatively affected by aging procedures due to interconnected porosities in the surface layer, offering 
a  path  for  the  transformation  to  start  at  every  surface  accessible  by water  [25].  Finally,  a  layer 
structured in this way can be transformed in a shorter period of time. 
Of  the  implants  included  in  the  present  investigation,  209  of  731  were  restored  with 
anatomically‐shaped  crowns  [16,19,20,27–30]. Most  of  these  crowns were  designed  as maxillary 
central  incisors, and were manufactured  from:  lithium disilicate  [20], veneered  [29] or monolithic 
[19,27,28] zirconia, or porcelain fused to metal [30]. Another included study restored the implants 
with  maxillary  first  premolar  restorations  made  from  lithium  disilicate  [16],  whereas  Joda  and 






crowns  present  an  inclined  plane  when  loaded  during  the  dynamic  and  finally  static  loading 














When  it comes  to clinical  reality,  the  fracture  resistance of a zirconia  implant  should  finally 
withstand  the maximum  voluntary  bite  forces  of  the  patients. Nonetheless,  one  cannot  find  the 















titanium).  In  contrast, most  of  the  available  2‐piece  zirconia  systems  represent  a multi‐material 
complex comprising at least two or sometimes even three different materials. In some cases, only the 
implant body  is manufactured  from zirconia, whereas  the  screw  (e.g.,  titanium or PEEK) and/or 
abutment (e.g., glass‐fiber or polyetherketoneketone/PEKK) might be manufactured from different 
materials revealing different aging or degradation behavior during treatments (hydrothermal aging, 
dynamic  loading),  precedent  to  final  static  loading  to  fracture.  To  date,  sound  correlations  to 
approximate  intraoral aging conditions  in an accelerated way  in  the dental  laboratory are mostly 
available for zirconia ceramics, but missing for screw and abutment materials prone to degradation 
in aqueous environments, like e.g., polyetherketones [39,40]. In consequence, no standardized testing 
procedures  were  proposed  to  the  present  date,  sufficiently  evaluating  multi‐material,  2‐piece 
implants regarding their fracture resistance, and individually respecting the degradation behavior of 
several included components. Regrettably, the sample size and heterogeneity of the extracted data 










still  needs  to  be  evidenced.  In  one  of  the  included  studies  [26],  a  2‐piece ATZ  implant  system 
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assembled with a carbon‐fiber‐reinforced abutment screw showed to be non‐inferior compared to a 







showed very promising results  for 2‐piece zirconia  implants. When  focusing on 1‐piece  implants, 
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First Author  Year  Ref.  Reason for Exclusion 
Young  1972  [42]  Narrative review 
Kohal  2006  [43]  Root analogue implants 
Silva  2009  [44]  No static loading to fracture (step‐stress fatigue) 
Silva  2011  [45]  No static loading to fracture (pendulum impact tester) 
Van Dooren  2012  [46]  Narrative review and case report 
Iijima  2013  [47]  No evaluation of dental implants (discs) 
Mobilio  2013  [48]  No static loading to fracture (strain measurements), <5 samples 
Sanon  2013  [36]  No static loading to fracture (step‐stress fatigue) 
Cattani‐Lorente  2014  [31]  No evaluation of dental implants (bar‐shaped samples) 
Rohr  2015  [49]  Fracture on the restoration level 
Kamel  2017  [50]  Calculation of bending moment not possible, no author response   
Karl  2017  [51]  No static loading to fracture (insertion torque measurements) 
Korabi  2017  [52]  No static loading to fracture (finite element analysis) 
Monzavi  2017  [53]  No static loading to fracture (accelerated aging only) 
Zietz  2017  [54]  No zirconia implants 
Baumgart  2018  [55]  No static loading to fracture 
Rohr  2018  [56]  Fracture on the restoration level 
Zaugg  2018  [57]  Fracture on the restoration level 
Faria  2019  [58]  No evaluation of dental implants (discs) 
Nueesch  2019  [59]  Fracture on the restoration level 
Rohr  2019  [60]  Fracture on the restoration level 
Scherrer  2019  [61]  Fractographic analysis of clinically fractured zirconia implants 
Siddiqui  2019  [62]  Cyclic fatigue w/o subsequent fracture loading 
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